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要旨
現在、日本に約 32 万人、世界中に推定約 200 万人以上の維持透析患者が血液透析
治療を受けている。現在行われている透析治療は様々な問題を抱えている。第一に、
週３回、１回４時間の通院治療。第二に、厳しい飲水制限。第三に太い留置針を２
本使用した穿刺と、心臓に負担をかけてしまうシャント手術。最後に、災害時の維
持透析が非常に困難であることが挙げられる。そこで、これらすべての問題を解決
するためには体内埋込式人工腎臓の開発が必要であると考えた。
本研究では人工腎臓の体内埋込みを可能にするために、遠心分離を利用した新し
い人工腎臓の開発を目的とした。開発した遠心分離型人工腎臓は血球の分離に成功
し、さらに、二段階分離ではタンパク質を減少させることに成功した。これらの結
果より、遠心分離型の人工腎臓によって原尿が生成できる可能性が示唆された。
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1第 1 章　序論
第一章　序論
１－１　人工透析（人工腎臓）の歴史
人工透析（人工腎臓）とは人工的に腎臓の役割を担うこと、つまり腎臓の役割で
ある血液を浄化することである。腎不全に陥った患者に対して行われ、腎不全になっ
た患者が尿毒症にならないためには必要な治療である。腎臓は身体の中の浄化槽の
ような役割を果たしており、心臓によって送りだされた血液を腎臓がろ過すること
事によって身体は保たれている。尿を作ったり血圧を一定にしたり、赤血球の産生
を促進する因子をつくるのも腎臓の役割である。この腎臓が腎不全により機能しな
くなると、尿中の不要物質の排出や水分のコントロールなどができなくなり生命の
維持が困難となる。このような場合、人工的に血液を浄化する必要が出てくる。
1854 年に、Thomas　Graham は羊皮紙を膜として使用し、２つの異なる濃度の溶
液を分離することができるのではないかと推論し、この技術が医学の分野に活用で
きないか考え、ギリシャ語の「分離」を意味する透析（Dialysis）と名づけたことか
ら透析の歴史は始まった [1]-[3]。
1913 年、John J Abel によりセロファンに類似したコロジオンで作製された世界初
の人工腎臓が開発された。この人工腎臓は、直径 8mm、長さ 40cm のコロジオンチュー
ブ 32 本をガラスの分配管につないで作製された。当時、唯一の抗凝固物質であった
ヒルの浸軟から抽出したヒルジンを用いて動物（うさぎ）の体外循環血液透析を実
2施したが、激しい酵素反応を含む凝固作用のため実用化には至らなかった [4]。
1916 年、Murray が哺乳類からの抗凝固剤としてヘパリンの分離に成功し、Haas
により初めて動物実験にヘパリンが使用された。そして 1926 年 Haas の作製したダ
イアライザーとヘパリンを用いて、世界初の人体への透析治療が実施された。急性
腎不全患者への適応で、数例試みられたが、透析効率が悪く、24 時間の治療で 2g
未満の尿素しか除去できなかったため、生存者はゼロであった [4]-[9]。
1945 年、Willem Kolff が開発したローリング・ドラム式ダイアライザーを使用し
た人工透析で 67 歳の女性が世界で初めて閉塞性急性腎不全から生還した [10]-[18]。
ローリング・ドラム式ダイアライザーは膜面積 2.0 ｍ２のダイアライザーであり、6
時間の治療で 35g の尿素を除去できた。ナチス政権下で占領され、世界の学会から
隔離されていたオランダでの偉業達成だった。
1947 年、Alwall によって、陰圧で血液から水分を効果的に除去する、世界初の除
水コントロール可能なダイアライザーが開発された [19]-[22]。しかし、透析が進歩
し、腎不全の治療が可能になっても、血管アクセスの制限により透析回数に限界が
あった。Scribner は、1960 年に、再使用可能な埋込式 AV シャント血管アクセス（ス
クリブナーシャント）を開発し、透析治療の飛躍的な発展に貢献した [23]。さらに、
スクリブナータンクと呼ばれる慢性腎不全維持透析装置を開発し、シアトルは慢性
腎不全の維持透析に興味を持つ研究者のメッカとなった [24]。そして、1960 年から
1971 年まで慢性維持透析で最初の長期生存患者が誕生した。Clyde Shields は 50 歳
3の時に心筋梗塞で他界するまで 11 年間透析治療を受け続けた [25]。
1964 年、Scribner らが、シアトル患者選定委員会で透析を受けることを拒絶された
16 歳の少女のために作った少女専用の透析装置により世界初の在宅透析（HHD）が
行われた [26]。
1965 年の欧州透析移植学会の報告によると、ヨーロッパには約 160 人の慢性腎不
全患者と約 40 の透析施設に至るまで透析療法が普及した [27]。
1960 年代後期になると、工業生産でのダイアライザーが生産されるようになった。
小分子除去性能が向上し、透析の準備、完了作業が飛躍的に改善した。当時の素材
は全てセルロース系であった [28]。
1969 年に、ローヌ・ブーラン（旧ホスパル社）によって世界初の合成系ハイフラッ
クス膜が開発された。PAN（ポリアクリロニトリル）はセルロース膜に比べて、拡
散抵抗を低下させ、除水性能を飛躍的に高めることに成功した [29]。
1975年に、Robert Popvich1と Jack Moncriefにより、世界初の持続的腹膜透析（CAPD）
の臨床結果が発表された [30]。
1978 年、Henderson らによって、世界初のオンライン HDF 装置が開発された [31]。 
1983 年、LANCET に、世界初のポリスルホン膜（フレゼニウスメディカルケア社）
のダイアライザーの性能に関する報告がなされた [32]。ポリスルホン膜は今日の合
成膜の中で最もメジャーとなっている。
4１－２　人工透析（人工腎臓）の現状と課題
現在、日本では約 32 万人、世界中に推定 260 万人の維持透析患者が血液透析治療
を受けている。2015 年に日本透析医学会が全国の 4,380 の透析療法施設を対象に実
施した調査 [33] によると、国内で透析療法を受けている患者数全体は 324,986 人で、
前年度より 4,538 人増加した。2015 年の腎移植件数は 1,661 件（生体腎移植 1,494 件、
献腎 167 件）であり移植待機患者は年々増える一方である。人口 100 万人あたりの
透析患者数は約 2,592 人で、前年度より 75 人増加した。日本の全人口に占める透析
患者数の割合は、およそ 386 人に 1 人に相当する。近年、日本に限らず台湾や中国、
インドなど、世界中で爆発的に透析人口が増加している。[34]
2015 年度の調査結果 [35] によると、導入患者の透析を始める原因となった原疾患
の第 1 位は糖尿病腎症で、全体の 43.7% にあたる 1 万 6,072 人が該当し、前年より
0.2 ポイント増加した。糖尿病性腎症は 1998 年に慢性糸球体腎炎にかわって原疾患
の第 1 位になって以来、増加の一途であったが、この数年ほぼ横ばいで推移している。
2 位以下は、慢性糸球体腎炎が 16.9％ (0.9 ポイント減 )、腎硬化症が 14.2％ ( 不変 )、
不明が 12.2％ (0.9 ポイント増 ) だった。 
現在、透析療法を受けている患者のうち、原疾患が糖尿病性腎症である患者の数
は 12 万 278 人 (38.4％、前年よりポイント増 ) で第 1 位。第 2 位は慢性糸球体腎炎
で 29.8％ ( 同 1.5 ポイント減 ) であった。 また、糖尿病性腎症患者の占める割合は、
1998 年に導入原疾患の第 1 位となってから上昇を続けており、年を経るごとに慢性
糸球体腎炎との差は拡大している。
5一方、透析人口の年間増加率（増加速度）は年々減少しており、1984 年の年間増
加率は 12.8％であったのに対し、1994 年は 7.0％、2004 年は 4.4％、そして 2009 年
は 2.6％と、直線的に低下している。この傾向が今後も変わらないと仮定すると、わ
が国の透析人口の年間増加率は数年以内に 0％、つまり透析人口の増加が停止する見
込みである。[36]
先進国では、近年、在宅血液透析の普及が急激に伸びている。自宅に透析機器を
設置し、患者が自ら透析を行うこの治療法は、透析回数や時間を増やして十分な量
の透析が行える点や時間が自由に使える点など、患者の生命予後や生活の質（QOL）
の改善につながるとして注目されている。 
しかし、自宅に透析機器を設置するスペースや改装工事が必要なことや、自己穿
刺への心理的抵抗など、導入への課題がある。 
現在、わが国では、施設血液透析が圧倒的多数を占めている。2015年の米国腎臓デー
タベース（USRDS）の調査 [37] に基づくと、主要国の中で最も在宅透析実施件数の
少ない国が日本である。 その背景には、日本の施設血液透析のレベルの高さ（透析
施設の数が多い、医療技術が高いなど）や日本固有の保険制度、治療に対する国民
の考え方など、さまざまな要因が関わっているためであると考えられている [38]-[40]。 
1980 年代くらいまでは、透析治療をしても５年の余命であるといわれていたが、
現在では、透析治療を 20 年以上続ける患者も珍しくなく、透析治療によって長生き
ができる時代となった。日本の透析医療の水準（社会保障やダイアライザーの質など）
6は世界一で、一般の人々とかわらない社会生活を送られている透析患者もたくさん
いるが、その一方で透析医療は、以下の様な様々な問題点を抱えている。
（1）患者数は増加していても透析医療費が伸びていないこと。つまり患者ひとり
当たりの医療費が従来の半額になっていること。
（2）透析導入原疾患が慢性腎炎から糖尿病・高血圧（高齢者）に変化してきてい
ること。
（3）そのために心血管系の合併症が多くなり、その対策を講じなければ透析者の
QOL（Qualty of Life：生活の質）や生存率を高めることができないこと。
これからの透析治療はこのような諸問題に的確に、かつ迅速に対処していく必要
があるが、透析医療に課せられた課題は多いにも関わらず、診療報酬の改定により、
患者ひとり当たりの医療費は下げられつつあるという矛盾が生じている。つまり ”
現代は高品質の透析医療を維持することが難しい時代”になっている。透析医療費
の抑制が続く中、質を落とした透析医療の提供もいたしかたないという考えは好ま
しくない。質の高い透析医療を維持していくことが不可欠であり、そのために、安
価で質の高い透析が可能になる新しい透析技術が求められている。
人工透析を行う際の 1 カ月の治療費は血液透析で 40 万円前後、腹膜透析で 30 万
円から 70 万円程度と試算されている。人工透析は年間に 150 回程度行うため医療費
も高額になってしまう。医療保険高額療養費制度により、患者自身の負担額は大き
くないが、日本における医療費の約 5％を占めており、削減を迫られている。
現在行われている人工透析には 2 つの種類がある。血液透析 Hemodialysis(HD) と
7腹膜透析 Peritoneal dialysis(PD) である。血液透析は透析を行う装置に血液を循環させ
ることによって透析を行う。具体的には、腕に針を刺しチューブを繋ぎ、チューブ
を通して透析膜に血液を送り、血液を濾過や拡散により浄化した後に体内に戻す方
法である。
現在、最も主流となっている血液透析治療はさまざまな合併症の危険が付きまと
う。最も代表的なものが不均衡症候群である。これは血液中の老廃物が一気に処理
されることによって貧血や痙攣、頭痛を引き起こす。本来ならば腎臓は一日中休む
ことなく血液の浄化を行うが、血液透析は２～３日おきに４時間と大変短い時間で
浄化を終えなければならない。このとき、血液の浄化スピードが速すぎると頭痛・
嘔吐・痙攣などの不均衡症候群が発生する。その他にも、透析困難症における低血
圧や、ストレスレッグス症候群（痒み）、抗凝固剤による出血傾向、神経障害、成人
の場合は性機能に問題を及ぼすこともある。そして、透析治療の最大のデメリット
として考えられるのは拘束時間の長さである。一般的な血液透析は週に 3 回通院し 1
回 4 時間から 5 時間の拘束を受けることになる。そのため、多くの患者が現在行っ
ている仕事を続けることができなくなる。また、患者の苦痛が大きい問題として、
太い留置針を使用した穿刺による痛みが挙げられる。透析自体に痛みはあまり無い
が、針を指す痛みは避けることができない。さらに、血液透析は食事制限が厳しく
なり、特にカリウムの多い生野菜を食べることを制限され、同時に水分の制限も厳
しくなる。このように血液透析は生命の維持にとって大切なことであるが、デメリッ
トも多く存在している。
8もうひとつの透析治療である腹膜透析は、血液透析のように透析膜を利用して血
液をろ過するのではなく、自分の腹膜を利用して透析を行う方法である。腹膜とは
腹腔の内の臓器を覆っている膜のことであり、腹腔中にチューブを通すことによっ
て透析液を腹腔内に入れ、濾過する方法である。腹膜透析では、腹腔内に透析液を
出し入れするためのチューブを埋め込む必要があるため、毎日感染予防のケアをす
る必要がある。その一方で、血液透析に比較して通院頻度も低く、時間を有効に利
用する事ができるため、仕事を続けやすいというメリットがある。また、血液透析
と比較し食事制限が緩いと言われており、透析液を交換する間以外は腎臓と同じよ
うに持続的に濾過されることになるので身体への負担も少ない。腹膜透析のデメリッ
トとしては、腹膜の機能が衰えてくる（腹膜が厚くなる）と透析効率が落ちること
が挙げられる。現状は、平均 10 年程度しか腹膜透析は行うことができない。腹膜の
機能が衰えることにより、透析が出来なくなった場合は血液透析に移行するしか方
法はない。そのため、腹膜透析に変わる生体内で透析が可能となる新技術が求めら
れている。
日本において透析医療費は年間約２兆円にも上り、患者数も医療費も年々増加傾
向のため、医療財源を逼迫している [41]。また、発展途上国では透析治療が高額で
あるために、適切な治療を受けることができず、命を落とすことも少なくない [42]。
さらに、現在行われている透析治療は様々な問題を抱えている。第一に、週３回、
１回４時間の通院治療である。特に、若い患者は通院のために仕事を継続できなく
なることも少なくない。第二に、厳しい飲水制限である。腎不全患者は急激な循環
9血漿量の増加を防ぐために一日の水分摂取量を１ℓ程度に抑える必要がある。そのた
め、腸内の水分が不足し、便が固くなることで排便コントロールがうまく行えなく
なる悪循環に陥る患者も多い。第三に太い留置針を２本使用した穿刺と、心臓に負
担をかけてしまうシャント手術である。痛みを伴う行為は患者にとって物理的、肉
体的および精神的な負担が大きい。最後に、災害時の維持透析が非常に困難である
ことが挙げられる。透析治療には電気や清潔な大量の水、血液回路やダイアライザー
などの消耗品が全て揃っていなければ治療を行うことができない。東日本大震災翌
日に使用可能な透析施設は全体のわずか 14％であった [43]-[47]。
 
１－３　体内埋込式人工腎臓の現状
1944 年に、Kolff により、急性腎不全患者の血液透析による救命例の報告があって
以来、人工腎臓の研究は血液透析機器、透析液組成改良・開発が主になされてきた。
間欠的透析治療を持続治療に変え、透析を濾過に変え、尿細管機能をも付加するこ
とが、将来的に望まれているが、体内埋込式人工腎臓の開発には多くの障壁を乗り
越える必要がある。
現在行われている体内埋込式人工腎臓の開発は、持続携行性腹膜透析 Continuous 
ambulatory peritoneal dialysis (CAPD) の透析液を再生するシステムの開発や親水性ゲ
ルと吸着体、酵素を用いた装着再生型人工腎臓の開発、細胞・組織工学的取り組み
としての尿細管上皮細胞と人工膜によるハイブリッド人工腎臓の開発、そして遺伝
子治療の 1 つであるメガリン遺伝子発現細胞を皮下に移植する尿毒素蛋白代謝療法
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などが、様々な研究機関において研究開発中である [48]。
再生医学においては、関与する細胞の多さ、構造の複雑さなどから腎臓の再生は
最も困難な研究テーマの 1 つと言える。Vasculogenesis と Nephrogenesis の完全な統一・
融合がなされない限り、ネフロンの形成と尿の産生は不可能であり、部分的な腎臓
組織を再生に利用することも不可能である。したがって、 小型化されたハイブリッド
人工腎を植え込むか、初期的胚性幹細胞からの腎臓形成か、トランスジェニック・
アニマルの腎臓を移植するなどが検討されている。
岡山理科大の中路らのグループは、ろ過機能のある半透膜のバッグを腹腔に入れ
て特殊な透析液を注入し、吸水・吸着材を利用して体内の老廃物と余分な水をバッ
グに取り込み排出する仕組みの体内埋込式人工腎臓の研究を進めている [49]。試験
管の実験では透析液に混ぜて老廃物と余分な水を効率的に除去、吸着できる物質を
模索し、尿酸やクレアチニンは活性炭で、水は市販の吸水樹脂で吸い取れることを
確認した。また、尿素は、特定の高分子と樹脂を混ぜると除去しやすくなることが
分かった。ラットの実験では、小型バッグ（縦横 2 〜 3 センチ程度）に透析液を入
れると、腹膜透析のように血液中の尿素、クレアチニンがバッグ内に取り込まれる
ことも確認できている。人に応用する場合、バッグのサイズは 500 ミリリットルか
ら 1 リットル、透析液の交換は 1 日 1 〜 2 回、1 回 10 分ほどで可能と想定している。
今後、より効率的な吸着材の特定を進め、混ぜた場合の透析効果や最適なバッグの
強度、形など透析性能の向上と安全性を検証するとのことである。
慶応大学と東京医科歯科大の共同研究では、透析装置を小型化・高機能化するこ
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とで、埋め込み可能なデバイスの開発を行っている [50-53]。デバイスは、電解エッ
チングにより流路が形成されたステンレス鋼と、多孔質膜が交互に重ねあわされた
構造となっており、各層を並列に流れる血液から尿素などの不要な老廃物のみが濾
しとられ、体に必要なタンパク質は多孔質膜を通り抜けられないため体内に留まる
仕組みである。現在は、ラットを用いて装置の性能の検証を行っている。
バンダービルト大学の研究者らは、マイクロチップ技術と生体の腎臓細胞を利用
した移植可能な人工腎臓を開発中である [54] - [55]。この新しい機器は、老廃物の除
去に役立つマイクロチップ・フィルターによって腎臓の濾過機能を再現することで、
腎臓病患者の透析を不要にする可能性がある。チップはフィルター機能をもち、安
価に製造可能で個々の患者の必要に合わせて正確に設計できる。約 15 枚のマイクロ
チップで作動するように設計され、マイクロチップの周囲に生体の腎臓細胞を培養
することで腎臓機能の再現を目指している。膜孔の大きさや形状の微細なコントロー
ルによって膜の性能の最適化が可能になった 。この最適化によって濾過のための圧
力要求を満たすことができ、移植に適した機器の小型化も可能になった。このよう
な機器により大きな電気ポンプは不要になり、患者の心臓によるポンプ機能だけで
済むが、血液と機器の相互作用を制御することが大きな課題になる。
ワシントン大学の研究機関は、ウェアラブル透析装置を開発した。[56]-[57] この
ウェアラブル人工腎臓はベルトを使って身体に装着する。ちょうど工具などを取り
付けることができる作業用ベルトのような感覚で身につけられる。血液中の老廃物
を取り除く作業を行うという点では従来の血液透析と変わらないが、大きく違う点
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もある。それは従来の血液透析が特定の時間を決めて透析を行うシステムであるの
に対して、このウェアラブル人工腎臓は、バッテリーを搭載していて常時透析を行
う。外部電源や外部の水の配管を接続する必要もない。患者はつねに血液透析機を
ベルトで身につけている必要はあるが、歩きながらでも、買い物をしながらでも透
析は行われるので、活動を制限されるということがなくなる。現在開発中の試作機は、
重さ 4.5kg にもなってしまっているが、今後開発が進めば、さらに軽くなる可能性が
ある。このウェアラブル人工腎臓は、これまで研究室実験や動物実験、また限定さ
れた生体実験などが行われてきたが、2016 年 9 月にアメリカ食品医薬局に臨床試験
の申請が受理された。
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第 2 章　目的
透析治療において生ずる、頻回通院や穿刺痛、飲水制限、災害時透析の問題を解
決するためには体内埋込式人工腎臓の開発が必要であると考えた。しかし、現在の
人工透析の方法では、透析膜の劣化により長期の連続透析ができず体内埋め込みは
難しい。そこで、本研究では、透析膜に変わる新しい方法として、持続遠心分離に
よる方法を提案する。本研究は、小型持続遠心分離装置を開発して、体内埋込式遠
心型人工腎臓の実現可能性を検討することを目的とした。
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第 3 章　体内埋込式遠心分離型人工腎臓とは
３－１　概念
現在、行われている人工透析では透析膜が使用されているが、透析膜は膜面積に
透析効率が依存するため小型化には不向きである。また、透析膜はタンパク質が付
着し透析効率が低下するファウリングが起こるため、長期連続使用にも限界がある。
そこで、透析膜を使用しない新たな方法として、遠心分離を利用した方法を考えた。
　血球成分やタンパク成分は透析膜を用いなくても遠心分離で分離できるはずであ
る。そこで、体内に埋め込める大きさの小型持続連続遠心分離器を開発すれば、体
内に埋め込める人工腎臓が実現可能と考えた。遠心分離方式であれば、透析膜の劣
化などの問題も起こらず、長期連続使用ができるはずである。また、透析液を使用
せずに済むため、透析液を清浄化する装置も必要なく、体内埋め込みに適している。
３－２　原理と構造
体内埋込式遠心分離型人工腎臓は、本体を体内に埋め込み、腎動脈、腎静脈およ
び膀胱に接続される。腎動脈から流入してきた血液を持続遠心分離し、血球成分や
タンパク成分などの生体に必要な物質は腎静脈から体内へ戻し、余剰水分や老廃物
などは膀胱へ貯め、排出する（図 3-1）。ここで排出すべき老廃物とは、BUN や Cr、
K などの電解質である。K などの電解質は生命の維持には不可欠であるが多すぎる
と不整脈など深刻な疾患を引き起こす可能性があるため、ある程度の除去が必要と
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なる。
遠心分離で血液を分離する場合、加速度（G）が高いと凝固系が活性化してしま
い、血栓の発生が危惧される。また、高シアストレスによる溶血の発生も危惧される。
そこで、二段階遠心分離を採用し、一次分離では比較的低いＧの遠心分離で血球成
分を分離し、血栓や溶血の恐れがない二次分離では高いＧかつ長時間の遠心分離に
よってタンパク成分を分離する ( 図 3-2)。
遠心分離器は回転を止めることなく、連続して遠心分離ができるようにディスク
型遠心分離方式を採用した。ディスク型遠心分離方式では、埋め込みが可能な大き
さのハウジング内部にディスクを複数枚設置する。ディスクの軸近傍に軸方向に流
体が流れるような構造（ディスクや軸に穴を空ける等）を設け、全ディスクを高速
回転させる。これにより、一段階分離では、血球成分は遠心力によりディスクの内
部には侵入せずにディスクの外周を軸方向に流れ、血漿成分は軸近傍を軸方向に流
れるため、血球成分の連続分離ができる ( 図 3-3)。同様に、二段階分離では、タンパ
ク成分は遠心力によりディスクの内部には侵入せずにディスクの外周を軸方向に流
れ、血漿成分は軸近傍を軸方向に流れるため、タンパク成分の連続分離ができ、原
尿が得られる。もしも、2 段階で完全分離が達成できなければ、さらに多段分離を検
討する。また、遠心分離による治療は、従来の治療法である ECAM と同等の治療効
果が期待できる。ECAM も遠心分離も水分の除去には優れているが、HD に比べ血中
の老廃物や電解質の除去効率は低いと考えられる。電解質除去ためには分離器とは
別に除去システムが必要となると考えられる。
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図 3-1　体内埋込式人工腎臓概念図
図 3-2　体内埋込式人工腎臓（断面図）
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図 3-3　二段階遠心分離機構
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第 4 章　体内埋込式遠心分離型人工腎臓の開発
４－１　体内埋込式遠心分離型人工腎臓に必要な条件
体内埋込式遠心分離型人工腎臓の開発にあたり、必要な条件を、形状的特性、分
離性能、および血液適合性の 3 点から以下のように仮定した。
形状的特性
体内埋め込みを目的としているため、サイズは小さい程よい。しかし、遠心分離
器はディスク半径が小さくなるほど遠心力は小さくなってしまう。回転数を上げる
ことで補うことはできるが、ディスク回転速度が速すぎる場合せん断応力が大きく
なり溶血や凝固系の活性に繋がる。そこで、埋め込みが可能であり、ディスク半径
が最大のサイズとして握りこぶし大（70 ～ 100 mm 程度）のサイズが望ましい。
分離性能
健常成人の 1 日の平均尿量は 1,000 ～ 1,500 ml であることから、この程度の量を分
離できることが望ましい。分離効率は遠心力と分離時間（人工腎臓内滞留時間）、ディ
スク間の二次流れ（シャント、逆流や渦巻）によって決まる。そこで、分離に必要
な遠心力と血球の沈降速度から回転数と滞留時間の最適値を検討し、二次流れを防
ぐディスクやハウジング、ポートの位置などの設計をあらかじめ検討しておく必要
がある。
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血液適合性
・溶血特性
赤血球が破壊される溶血は、酸素運搬能が低下するだけでなく、赤血球内のカリ
ウムが血液中に放出されてしまうため高カリウム血症の要因となる。遠心分離器に
起因する溶血原因として、キャビテーション現象、陰圧、せん断応力などが挙げら
れる。中でもせん断応力は、隙間の狭い部位や、高速回転領域で高値となり、溶血
を引き起こす可能性がある。これらを回避するには、設計段階であらかじめ溶血の
原因となる点を改善しておく必要がある。[58]-[63]
・抗血栓性
体内に人工弁や人工血管を留置する場合、血栓の発生を防止するために抗凝固療
法が用いられる。溶血や凝固を防ぐための一次分離が正常に機能するのであれば血
栓の問題を大きく考慮する必要はないと考えられるが、血液の滞留するような部分
はなるべく作らないように設計をする必要がある。
４－２　一次モデルの試作
体内埋め込みが可能なサイズを検討し、一次モデルの試作を行った。
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４－２－１　設計と製作
一次モデルでは、体内埋め込み可能なサイズを考慮し、ディスク半径を 15 mm と
し、ハウジングサイズを縦 40 mm ×横 40 mm ×高さ 70 mm として設計を行った。
ディスク半径とハウジング内のボリュームから血液の分離に必要な遠心力（回転数）
と滞留時間を算出し、ハウジング内に収まる最大枚数のディスクを設置した。また、
設計したモデルを数値流体解析により、内部の流れの解析を行い、問題となる陰圧
や二次流れの発生部位を明らかにすることにした。ディスクは、半径 15 mm、厚み 
1.5mm、枚数 30 枚で、中心に分離した血漿を通過させる穴があり、3 本の柱によっ
て支持されるようにした。ディスク間のクリアランス 1 mm、ディスクとハウジング
のクリアランス（隙間）1 mm、インレットポート直径 3 mm、血液アウトレットポー
ト直径 2 mm、および血漿アウトレットポート直径 1.5 mm とした。ディスクは、上
下 2 点でベアリングにより支持した。駆動方式はマグネットカップリングによって
モーターと接続する方法とした。
４－２－２　数値流体解析
実機の製作前に、作り直しによるコストと時間の無駄を削減するため、数値流体
解析を用いて、設計上の問題点がないかを確認した。
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４－２―２－１　数値流体解析方法
数値流体解析用の流路モデルは、３次元 CAD ソフトウェアである Creo3.0 
Parmetric　(Parametric Technology Corporation, Needham, Massachusetts, USA) を用いて
作成した。格子生成には ANSYSMeshing を用いた。作成した３D モデルを図 4-1 に
示す。数値流体解析には汎用熱流体解析パッケージである ANSYS CFX 14.0 (ANSYS, 
Canonsburg, Pennsylvania, USA) を用いた。解析条件を表 4-1 に示す。解析条件は過去
の研究を参考に設定した。[64]-[68]
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図 4-1　一次モデル断面図
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表 4-1　一次モデル境界条件
Analysis Steady state
Turbulences model k-ε
Rotation speed(rpm) 3000
Wall surface condition non slip
inlet flow condition 
(l/min)
Mass flow
Outlet flow 
condition(Pa) Opening
Fluid type Newtonian fluid
Dynamic viscosity 
(mPa・s) 0.89
Density  (kg/m3) 997
Nodes 655354
Elements 2785991
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４－２－２－２　結果
数値流体解析によって得られた流線を図 4-2 に、ディスク上の流速ベクトルを図
4-3 に示す。インレットより流入した血液がディスクに巻き込まれずに血液アウト
レットへ流れるシャントが確認された。またディスク間の柱によって分離を妨げる
渦が形成されていることが確認された。
数値流体解析の結果より、インレットポートを現状の位置から 180 度ずらして配
置することでインレットから流入した血液が必ずディスクを通過するように設計し
直した。また、ディスク間の柱をディスク円周上に配置することで分離の妨げる渦
が発生しないように設計し直した。
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図 4-2　ハウジング内の流線
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図 4-3　ディスク上の速度ベクトル
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４－２－３　酵母菌分離実験
数値流体解析に用いた３D モデルを製作用図面に変更し、コンピュータ制御の切
削加工機（MDX-50, Roland 社製、静岡、日本）を用いて製作した。使用した材料は
内部の構造を視認しやすいようにアクリル樹脂を用いた。各パーツは、ハウジング部、
ディスク、ボールベアリング、マグネットカップリングを駆動させる駆動装置である。
接着にはシリコン接着剤、シリコーングリスを用いて流体が外部に漏れ出ることの
ないように密封した。
ディスク半径 15 mm、ディスク枚数 30 枚、ディスク間のクリアランス 1 mm、ディ
スクとハウジングのクリアランス（隙間）1 ｍｍ、インレットポート直径 3 mm、血
液アウトレットポート直径2 mm、および血漿アウトレットポート直径1.5 mmとして、
一次モデルを製作した。ディスクの上下に直径 8 mmのボールベアリングを設置して、
ディスクを支える構造とした。実機を図 4-4 および図 4-5 に示す。
一次モデルの遠心分離性能を検討するために分離実験を行った。血液を使用する
場合、実験後の処理など煩雑であるため、赤血球と大きさが類似している酵母菌の
分離実験を行った。
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図 4-4　一次モデル遠心分離機（側面）
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図 4-5　一次モデル遠心分離機（上面）
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４－２－３－１　方法
200 ml の 33％グリセリン溶液に酵母菌 10 g を入れ、室温（25 ℃）において分離実
験を行った。スマートモーターを用いて駆動し、回転数を 4,000 rpm に設定した。イ
ンレットポート流量を 600 ml/h に、血液アウトレットポートの流量を 0 ml/h に設定
して実験を行った。実験回路を図 4-6 に示す。
実験より得られたサンプルを顕微鏡で拡大撮影し、セルカウンターをもちいて酵
母菌の数を調べた。
31
図 4-6　酵母菌分離実験回路
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４－２－３－ 2　結果と考察　
分離前の酵母菌の数は 1 区画平均 93 個、分離後は１区画平均 88 個であり、酵母
菌の分離はできなかった。顕微鏡（KEYENCE 社 BZ-9000）を用いて分離前の顕微
鏡写真を図 4-7 に、分離後の顕微鏡写真を図 4-8 に示す。原因として、酵母菌の大き
さは赤血球と近いサイズであるが、酵母菌の質量は、赤血球の質量 (1 pg) よりも 10
倍程度軽いため、分離が難しいことが挙げられる。モーター回転数を 4000 rpm 以上
に設定できないため、遠心力を上げるためにはディスク半径を大きくするしかない。
次のモデル（二次モデル）では分離器の体積は変えずに半径方向を大きくし、高さ
方向を小さくする必要があると考えられた。二次モデルの設計にあたり、分離効率
を挙げるためにはディスクの形状が最も影響すると考え、ディスク形状の最適化を
検討する必要があると考えられた。
33
図 4-7　酵母菌遠心分離前
図 4-8　酵母菌遠心分離後
34
４－３　二次モデルの試作
完全分離を実現するためには遠心力を上げる必要がある。そこで、二次モデルの
設計では、分離器の体積は変えずに半径方向を大きくし、高さ方向を小さくするこ
ととし、設計を見直した。
４－３－１　二次モデルのための基礎実験
二次モデルの設計にあたり、分離効率を挙げるためにはディスクの形状が最も影
響すると考え、ディスク形状の最適化を検討するため、ディスク形状最適化実験を
行った。
４－３－１－１　方法
ディスク形状の最適化ために 3 種類のディスク（外径 70 mm の積層平板型ディス
クで、中心に柱無し、中心に 15 mm の柱あり、および中心に 30 mm の柱あり）を試
作し、ディスク形状の最適化を図った。ディスクやハウジングなどの全てのパーツ
を制作するには時間とコストがかかりすぎてしまうため、一部分のみを制作し簡易
的に分離実験を行った。図 4-9 に実際に製作した部分を示す。赤い点線で囲まれた
部分のみを製作し、豚屠殺血を用いて分離実験を行った。実験条件は、室温（25 ℃）
で、駆動には一次モデルと同じスマートモーターを用い、回転数を 4000 rpm に設定し、
全てのポートの流量を 0 ml/h として実験を行った。
４－３－１－２　結果と考察
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図 4-9　ディスク最適化実験の製作部分
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中心に 30 mm の支柱を持つディスクが最も成績が良く、4,000 回転、約 150 秒で一
定量の血漿を分離出来た。3 種類のディスクにおける分離結果の 60 秒毎の写真を図
4-10 に示す。また、遠心分離実験後にディスク内に血栓、溶血の有無を確認した写
真を図 4-11 に、3 種類のディスクに発生した血漿の面積から得られた血漿量を算出
したグラフを図 4-12 に示す。図 4-11 左側にディスクを分解した写真を示す。目視上
血栓は確認されなかった。また、右側にヘマトクリット管の写真を示す。上部が透
明であることから過度の溶血が起こっていないことが確認された。
中心部分は遠心力が小さいため、支柱が太いほど成績は良くなると考えられる。
しかし、柱が太いほど柱の体積分、得られる血漿量が減少してしまう。そこで、イ
ンレット付近では太い柱、アウトレット付近では細い柱を併せ持つ混合型ディスク
が適切であると考えた。
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図 4-10　ディスク最適化実験結果
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図 4-11　実験後のディスク内とヘマトクリット管
図 4-12　得られた血漿量
血漿の面積より分離された血漿量を算出
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４－３－２　設計と製作
二次モデルは分離効率向上のため、インレット付近では太い柱、アウトレット付
近では細い柱を併せ持つ混合型ディスクを採用し、設計をした。図 4-13 に二次モデ
ルの設計図を示す。
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図 4-13　二次モデル断面図
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４－３－３　数値流体解析
４－２－２と同様に、二次モデルを製作する前に、内部流れや、過度の陰圧が発
生する箇所を確認するために数値流体解析を行った。
４－３－３－１　方法
４－２―２－１と同様の方法で実験を行った。生成した解析条件を表 4-2 に示す。
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表 4-2　二次モデル境界条件
Analysis Steady state
Turbulences model k-ε
Rotation speed(rpm) 4000
Wall surface condition non slip
inlet flow condition 
(l/min)
Mass flow
Outlet flow 
condition(Pa) Opening
Fluid type Newtonian fluid
Dynamic viscosity 
(mPa・s) 0.89
Density  (kg/m3) 997
Nodes 940712
Elements 4457031
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４－３－３－２　結果
結果を、図 4-14 および図 4-15 に示す。図 4-14 より、ディスク入口に過度の陰圧
が発生していたため、入口の直径を 4 mm から 6 mm へ大きくした。また、図 4-15
より、ディスク端に分離を妨げる渦が発生していた。対策として、角を無くしなだ
らかなエッジに変更すると共に、ディスク間の距離を上段に行くにしたがって狭く
なるように変更した。設計変更後の数値流体解析の結果を図 4-16 および図 4-17 に示
す。図 4-16 より、ディスク入口の陰圧は解消され、図 4-17 より、渦もほぼ解消され
ていることが確認できた。
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図 4-14　二次モデル（圧力分布）
ディスク入口に陰圧
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図 4-15　二次モデル（流速ベクトル）
図 4-16　設計変更後二次モデル（圧力分布）
流路の太さ変更
陰圧は解消された
角を無くした
拡大
渦
46
渦はほぼ解消された
図 4-17　設計変更後二次モデル（流速ベクトル）
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４－３－４　ガラスビーズ分離実験
設計変更した二次モデルは、アクリル樹脂を用いて製作した。図 4-18 および図
4-19 に、製作した実機を示す。
酵母菌の分離は難しいと考え、扱いやすく、質量の重いカラスビーズを使用して
分離実験を行った。
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図 4-18　二次モデル（ディスク）
図 4-19　二次モデル（ハウジング）
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４－３－４－１　方法
33％グリセリン溶液 1 L あたり粒子径 50 μ m のガラスビーズ 100 ｇを入れた溶液
を使用した。実験条件は、室温（24 ℃）で、駆動には一次モデルと同じスマートモー
ターを用い、回転数を 4000 rpm、インレットポート流量を 600 ml/h、血液アウトレッ
トポートの流量を 550 ml/h、および血漿アウトレットポート 50 ml/h に設定して実験
を行った。実験回路を図 4-20 に示す。
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図 4-20　ガラスビーズ分離実験回路
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４－３－４－２　結果と考察
血漿アウトレットポートからはガラスビーズは検出されず、分離に成功した。ガ
ラスビーズの直径は赤血球に比べ約4倍大きいため、容易に分離できたと考えられた。
しかし、ベアリング部分において 60 ℃を超える発熱が確認された。ベアリング内
にガラスビーズが入り込み、ボールが正常に回転できないため、摩擦により温度が
上昇したと考えられた。ガラスビーズは熱に強いため問題なく分離が行えたが、血
球やタンパク質は熱に弱いため溶血やタンパク変性を引き起こすことが考えられた。
図 4-21 に血液アウトレットポートからのサンプリング液の写真、図 4-22 に血漿アウ
トレットポートからのサンプリング液を示す。また、ディスク上から見た顕微鏡写
真を図 4-23 に示す。ディスク上顕微鏡写真より、ディスクの内側にはガラスビーズ
は存在せず、ガラスビーズがディスク外側へ押し出されたことが確認された。
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図 4-21　血液アウトレットポートサンプリング液
ガラスビーズ粒子
図 4-22　血漿アウトレットポートサンプリング液
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図 4-23　ディスク上顕微鏡写真
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４－３－５　血球分離実験
二次モデルの遠心分離性能を検討するために、豚屠殺血を用いた分離実験を行っ
た。
４－３－５－１　方法
実験条件は、室温（25 ℃）で、駆動には一次モデルと同じスマートモーターを用い、
回転数を 4000 rpm、インレットポート流量を 600 ml/h、血液アウトレットポートの
流量を 550 ml/h、および血漿アウトレットポート流量を 50 ml/h に設定して実験を行っ
た。図 4-24 に回路を示す。
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図 4-24　二次モデル豚血分離実験回路
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４－３－５－２　結果と考察
実験開始 10 分程度で 50 ℃を超える発熱と過度の溶血が確認されたため、実験を
中止した。図 4-25 に結果を示す。ヘマトクリット（Ht）を 39% から 9% へ減少させ
ることには成功したが、過度の溶血のため、完全分離はできなかった。
血球の完全分離ができなかった理由は、発熱と溶血の影響で分離時間が短すぎた
ことが考えられた。二次モデルでは、ある程度の分離は行えたが、溶血による Ht 減
少も考えられるため溶血対策が必要である。溶血の原因の一つにベアリングの存在
が挙げられる。ベアリング内のボールは血球をすりつぶしながら回転するため血液
適合性が極めて低い。したがって、溶血を抑えるためにベアリングにシールを施す
必要があると考えられた。
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血清OUT 血液IN
図 4-25　二次モデル豚血分離実験結果
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４－４　三次モデルの試作
完全分離の実現には溶血を抑える必要があるため、ベアリングにシールを施すこ
ととして、三次モデルの設計を行った。なお、三次モデルでは、数値流体解析の解
が収束しなかったため、数値流体解析に基づく設計はできなかった。
４－４－１　設計と製作
ベアリングをシールするために、V シールを採用した。また、マグネットカップ
リングではなく、モーターとディスクの軸を直結接続した。図 4-26 に三次モデルの
設計図を示す。また、図 4-27 に製作した三次モデルを示す。
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図 4-26　三次モデル設計図
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図 4-27　三次モデル実機
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４－４－２　血球分離実験
製作した三次モデルを用いて豚血液分離実験を行った。図 4-28 に回路図を示す。
４－４－２－１　方法
実験条件は、室温（24 ℃）で、駆動には一次モデルと同じスマートモーターを用
い、回転数を 3000 rpm、インレットポートの流量を 600 ml/h、血液アウトレットポー
トの流量を 550 ml/h、および血漿アウトレットポートの流量を 50 ml/h に設定して実
験を行った。
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豚血液
遠心分離機
モーター
ポンプ
図 4-28　三次モデル血液分離実験回路図
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４－４－２－２　結果と考察
V シールの発熱と過度の溶血が確認されたが、血球の分離はほぼ成功した。図
4-29 に分離結果、図 4-30 に V シール部のサーモグラフィー画像を示す。V シールの
温度は 50℃以上であった。分光光度計（HITACHI U-2000）を用いて血漿の吸光度を
計測し、遊離ヘモグロビンの増加量を算出した。図 4-31 に増加量を示す。遊離ヘモ
グロビンの増加量は 91 ㎎ /dl であった。
溶血の原因としては、V シールの発熱が考えられた。既存の血液ポンプに使われ
る V シールは、ポンプ内を流れる血液で冷却されるために溶血を引き起こすほど発
熱しない。しかし、三次モデルは血液流量が大変少なく 600 ml/h しかないため、十
分な冷却効果が得られないと考えられた。また、三次モデルでは、既存の血液ポン
プに使用されている V シールよりも直径が 4 倍以上大きい V シールを採用したため、
発熱量も大幅に増加してしまったと考えられた。
溶血の対策として、発熱を抑えるために、V シールを小型化する必要があると考
えられた。さらに、V シール付近にインレット、アウトレットポートを配置するこ
とで、血液による冷却効果を上昇させる必要があると考えられた。また、三次モデ
ルの分離効率では 1 日の平均尿量（1500 ml/day）を得ることができないため、分離
効率を挙げる必要があると考えられた。
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図 4-29　三次モデル血液分離実験結果
分離前
(Ht37%)
分離後
Vシール輪郭
図 4-30　三次モデルサーモグラフィー
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図 4-31　三次モデル遊離ヘモグロビン増加量
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４－５　四次モデルの試作
四次モデルでは、溶血特性の改善と分離効率の向上を目的とした改良を行った。
なお、四次モデルでも、数値流体解析の解が収束しなかったため、数値流体解析に
基づく設計はできなかった。
４－５－１　設計と製作
四次モデルでは、インレットポートおよびアウトレットポートの位置を V シール
付近に変更し、ディスクの枚数を６枚に増やすこととした。V シールの小型化など
の改良を加えた四次モデルの設計図を図 4-32 に、作製した実機を図 4-33 に示す。
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図 4-32　四次モデル設計図
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ディスク
ハウジング（下）ハウジング（上）
ハウジング（中）
図 4-33　四次モデル実機
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４－５－２　血球分離実験
製作した四次モデルを用いて 3 種類の豚血液分離実験を行った。図 4-34 に実機と
回路を示す。血球分離実験では、溶血による影響を防ぐために、血球分離器を通過
した血液は全て廃液し、再循環しない回路を採用した。
４－５－２－１　回転数別分離実験
４－５－２－１－１　方法
10 分程度の滞留時間を確保するために、実験条件はインレットポートの流量を
600 ml/h に、血漿アウトレットポートの流量を 50ml/h に、および血球アウトレット
ポートの流量を 550 ml/h に設定した。また、回転数が下げられるならば溶血も軽減
すると考え、回転数の最適条件検討のため、回転数を 1500 rpm から 3000 rpm まで
500 rpm 刻みで計測した。実験条件を図 4-35 に示す。実験は異なる豚血液を用いて 3
回繰り返し行い、各条件につき 3 回採血を行った。
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図 4-34　四次モデル分離実験
分離器
リザーバー
ポンプ
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図 4-35　四次モデル分離実験回路図
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４－５－２－１－２　結果と考察
図 4-36 にサーモグラフィーの結果、図 4-37 に分離結果、溶血の評価を行うために
遊離ヘモグロビンの増加量を図 4-38 に、分離結果をグラフ化したものを図 4-39、図
4-40 に示す。データは平均値± SD で示した。結果は、血球の分離は成功し、サー
モグラフィーより局所的な発熱は無くなり、V シールの発熱と溶血が改善傾向にあ
ることが確認された。遊離ヘモグロビンの増加は 0.175mg/dl であり、三次モデルに
比べ溶血は約 160 倍改善した。
しかし、既存の血液ポンプに比べると溶血量はまだ多く、改善の余地が残った。
また、10 分程度の滞留時間では、3000 rpm は血球分離可能な下限の回転数であり、
体動などの外乱によっては完全な分離が出来ず、血尿となってしまう恐れがあった。
したがって、分離効率を上げるために回転数を上げることが必要であると考えられ
た。
1500rpm、2000rpm、2500rpm、3000rpm の実験結果に対して分散解析を行った結果、
p<0.01 の有意差が確認された。Tukey-Kramer 法を用いて各条件について検定を行っ
た結果、すべての条件において有意差が確認された .
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図 4-36　四次モデルサーモグラフィー
図 4-37　四次モデル分離結果
分離前
(Ht38%)
分離後
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図 4-38　四次モデル遊離ヘモグロビン増加量
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図 4-39　四次モデル分離結果
時間（min）
図 4-40　四次モデル分離結果
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４－５－２－２　インレットポート流量別分離実験
４－５－２－２－１　方法
得ることのできる血腫量を増やすためには、分離器内を通過する血液量を増やす
必要がある。そこで、分離可能な最大血液流量を検討するために、インレットポー
トの流量を 600 ml/h から 2400 ml/h まで 600 ml/h 刻みで増加させて計測した。実験条
件を図 4-41 に示す。実験は異なる豚血液を用いて 3 回繰り返し行い、各条件につき
3 回採血を行った。
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図 4-41　四次モデル流量検討実験回路図
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４－５－２－２－２　結果と考察
結果を図 4-42 および図 4-43 に示す。血漿流量を増やすと分離が不完全になること
がわかった。1200 ml/day 程度であれば完全分離が可能だが、流量を 1.5 倍に増加さ
せると分離率は 100％から約 37％に低下した。その理由としては、流量が多くなる
と、遠心分離機内に滞留する時間が減少してしまうことが原因であると考えられた。
大量の血漿を得るためには、滞留時間の減少を補えるだけの回転数を上げることや、
ディスク枚数を増やすことで、分離効率を上げる必要があると考えられた。
600 ml/h、900 ml/h、1200ml/h、1800 ml/h の実験結果に対して分散解析を行った結果、
p<0.01 の有意差が確認された。Tukey-Kramer 法を用いて各条件について検定を行っ
た結果、すべての条件において p<0.01 の有意差が確認された .
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図 4-42　四次モデル流量検討実験結果
図 4-43　四次モデル流量検討実験結果
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４－５－２－３　流量比別分離実験
４－５－２－３－１　方法
血液流量を増やしてしまうと分離器内滞留時間が減少してしまい、完全分離が達
成できない。そこで、遠心分離機内の滞留時間を減少させずに、血漿流量と血液流
量の比を変化させて、得られる血漿量を増加させる検討を行った。血漿流量を 50 
ml/h から 200 ml/h まで 50 ml/h 刻みで増加させると同時に、血液アウトレット流量を
550 ml/h から 400 ml/h まで 50 ml/h 刻みで減少させることで、遠心分離機内の滞留時
間を減少させずに血漿流量を上昇させる分離実験を行った。実験条件を図 4-44 に示
す。実験は異なる豚血液を用いて 3 回繰り返し行い、各条件につき 3 回採血を行った。
81
図 4-44　四次モデル流量検討実験回路図
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４－５－２－３－２　結果と考察
結果を図 4-45 および図 4-46 に示す。データは平均値± SD で示した。血漿流量の
流量比が増えると分離が不完全になることが確認された。血漿アウトレット比を２
倍に増加させると、分離率は 100％から約 33％に低下した。その理由としては、流
量と流速が上昇すると血球がディスクの隙間に入ってきてしまうことが原因である
と考えられた。血球が流入しないよう、遠心力で押し返すことができるように回転
数を上げることが必要であると考えられた。四次モデル（3000 rpm）では、得られ
る血漿流量は 50 ml/h であり、一日の平均尿量から考えても、分離効率をさらに改善
する必要がある。
50 ml/h、100 ml/h、150ml/h、200 ml/h の実験結果に対して分散解析を行った結果、
p<0.01 の有意差が確認された。Tukey-Kramer 法を用いて各条件について検定を行っ
た結果、すべての条件において有意差が確認された .
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図 4-45　四次モデル流量比検討実験結果
図 4-46　四次モデル流量比検討実験結果
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４－５－３　タンパク質分離実験
豚屠殺血を静置して血球を沈殿させ、上澄み液からの十分な量の血漿成分を確保
し、四次モデルを用いて３種類のタンパク質分離実験を行った。回路は、血球分離
実験と同じものを用い、分離器を通過した血漿は全て廃液し、再循環しない回路を
採用した。
４－５－３－１　回転数別分離実験
４－５－３－１－１　方法
タンパク分離と回転数の関係を調べるために回転数を 3000 rpm から 1500 rpm まで
500 rpm 刻みで減少させて実験を行った。実験条件を図 4-47 に示す。10 時間以上の
滞留時間を得るために、実験条件はインレットポートの流量を 15 ml/h に、血漿アウ
トレットポートの流量を 5m l/h に、および血球アウトレットポートの流量を 10 ml/
h に設定した。実験は異なる豚血漿を用いて 3 回繰り返し行い、各条件につき 3 回採
血を行った。
85
図 4-47　四次モデルタンパク分離実験回路図
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４－５－３－１－２　結果と考察
回転数別の分離結果を図4-48および図4-49に示す。データは平均値±SDで示した。
タンパク質の完全分離には至らなかったが、TP を約 14％減少させることに成功し、
直径 80 mm の小型の遠心分離機でも TP を減少させることは可能であることが示さ
れた。分子量の大きいアルブミンやα１グロブリンなどが若干分離されたと考えら
れる。タンパク質の完全分離を行うためには、回転数を上げるか回転半径を大きく
することが必要であると考えられた。1500rpm、2000rpm、2500rpm、3000rpm の実験
結果に対して分散解析を行った結果、p<0.05 の有意差が確認された。Tukey-Kramer
法を用いて各条件について検定を行った結果、3,000 rpm と 1,500 rpm 間のみ p<0.05
となる有意差が確認されたが、その他の条件では有意差は認められなかった。
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図 4-48　四次モデルタンパク分離実験結果
図 4-49　四次モデルタンパク分離実験結果
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４－５－３－２　インレットポート流量別分離実験
４－５－３－２－１　方法
得ることのできる尿成分を増やすためには、分離器内を通過する血漿量を増やす
必要がある。そこで、分離可能な最大血漿流量を検討するため、また、血漿流量と
分離効率を検討するために、インレットポートの流量を 12 ml/h から 25 ml/h まで上
昇させて計測した。実験条件を図 4-50 に示す。実験は異なる豚血漿を用いて 3 回繰
り返し行い、各条件につき 3 回採血を行った。
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図 4-50　四次モデルタンパク分離流量検討実験回路図
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４－５－３－２－２　結果と考察
インレット流量別の分離結果を図 4-51 および図 4-52 に示す。データは平均値±
SD で示した。流量 12 ml/h( 滞留時間 13 時間 ) では TP が 11.5％低下したが、流量が
増え、滞留時間が短くなると TP はほとんど減少しなかった。完全分離のためには流
量をさらに遅くして滞留時間を増やすか、回転数を上げる必要があると考えられた。
2 ml/h、5 ml/h、10 ml/h、15 ml/h の実験結果に対して分散解析を行った結果、p<0.05
の有意差が確認された。Tukey-Kramer 法を用いて各条件について検定を行った結果
3,000 rpm と 1,500 rpm 間のみ p<0.05 となる有意差が確認されたが、その他の条件で
は有意差は認められなかった。
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図 4-51　四次モデルタンパク分離流量検討実験結果
図 4-52　四次モデルタンパク分離流量検討実験結果
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４－５－３－３　流量比別分離実験
４－５－３－３－１　方法
血漿流量を増やしてしまうと分離器内滞留時間が減少してしまい、分離効率が低
下してしまう。そこで、遠心分離機内の滞留時間を減少させずに、２つのアウトレッ
トの流量比を変化させて、得られる尿成分を増加させる検討を行った。実験条件を
図 4-53 に示す。実験は異なる豚血漿を用いて 3 回繰り返し行い、各条件につき 3 回
採血を行った。
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図 4-53　四次モデルタンパク分離流量比検討実験回路図
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４－５－３－３－２　結果と考察
実験結果を図 4-54 および図 4-55 に示す。データは平均値± SD で示した。流量比
4:1 では TP が約 12％低下したが、流速が増えるとディスク内にタンパク質が流入し
てしまい、ほとんど分離されなかった。タンパク質の完全分離を行うためには、滞
留時間を変えずに、アウトレットの流速を遅くする必要があると考えられた。3 ml/h、
5 ml/h、10 ml/h、15 ml/h の実験結果に対して分散解析を行った結果、p<0.05 の有意
差が確認された。Tukey-Kramer 法を用いて各条件について検定を行った結果、3,000 
rpm と 1,500 rpm 間のみ p<0.05 となる有意差が確認されたが、その他の条件では有
意差は認められなかった。
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図 4-54　四次モデルタンパク分離流量比検討実験結果
図 4-55　四次モデルタンパク分離流量比検討実験結果
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４－６　タンパク質分離シミュレーション
本研究では、人工腎臓の体内埋め込みを目指すため、装置を握りこぶし大以上の
大きさにすることはできない。そのため、回転数を上げる他に方法がないと考えら
れた。そこで、タンパク質分離に必要な回転数をシミュレーションにより算出する
ことを試みた。
４－６－１　方法
遠心分離によって発生する流速をストークスの法則、拡散と流量によって発生す
る流速を Fick の第一法則を用いて算出し、平均尿量（1500 ml/day）を得ることがで
きる条件において、必要回転数のシミュレーションを行った。
タンパク質が分離できる最低回転数においては、ディスクの最外側部において、
回転によって発生する外側にタンパク質を押し出す力と、拡散とインレットポート
の流量によって発生する内側にタンパク質を引き込む力が均衡すると想定した。図
4-56 に説明図を示す。今回のシミュレーションでは簡易的に計算するために流路抵
抗を 0 とし、回転によって生じる力は損失無くすべて液体に伝えられることとした。
また、実機は 5 枚ディスクであるが、シミュレーションは 1 枚ディスクとした。
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遠心力拡散
流量
フィックの第一法則
1日の平均尿量（1500ml/day）
62.5ml/h
ストー クスの式
図 4-56　タンパク分離シミュレーション
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拡散速度は Fick の第一法則より算出した。Fick の第一法則は、単位面積を通過す
る質量なので、密度で割ることで単位面積を通過する体積に変換し、速度に変換した。
 　(1)　　
ここで、D は拡散係数、 Ｃは濃度勾配、Ｊは流速である。ヒト血清アルブミンの拡
散係数は 0.61 × 10-9 m-2s-1、濃度差は 4.5 × 10-2 g/dl として、また単位はすべて mm、
ml、および秒に変換して計算を行った。
次に、平均尿量（1500 ml/day）を得るための最低流量 62.5 ml/h の条件で発生する
流速を算出した。ディスク半径は 40 mm、ディスク間の隙間は 1.5 mm なので、ディ
スク入り口の断面積は 376.8 mm2。単位は mm、ml、秒に変換して計算を行った。
次に、拡散と流量によって生じる流速と同じ流速を作り出すために必要な遠心力
をストークスの式を使用して算出した。アルブミンの粒子径を 8 nm、血漿の粒子密
度を 1.03 g/ml、生理食塩水の粒子密度を 1.004 g/ml、粘度を 1.012 mPa・s とし、必要
加速度（g）を算出した。
 　　(2)
ここで、
V：終末速度 (cm/s)、ｄ：粒子径 (cm)、ps：粒子の密度 (g/cm3)、ｐ：流体の密度
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ｇ：重力加速度 (cm/s2)、μ：流体の粘度 (g/cm・s)
である。
最後に、(2) 式から算出した 5.5 × 109 ｇの加速度を得るために必要な回転数を算
出した。ディスクの半径を 80 mm、地球上の重力加速度 980.7 ㎝ /s2 として計算を行っ
た。
 　(3)
遠心加速度＝ｒω２　　　(4)
回転角速度 ( ω ) ＝ 2 π N/60　　　(5)
ここで、
ｒ：回転半径 (cm)、ω：回転角速度 (rad/s)、N：回転数 (rpm)
である。
４－６－２　結果と考察
計算の結果、拡散速度は、J ＝ 2.7 × 10-6mm/s となった。流速は、流速＝流量÷
断面積＝ 62.5 ml/h ÷ 376.8 mm2 ＝ 0.17 mm/h ＝ 4.7 × 10-5mm/s となった。以上より、
拡散と流量によって生じる流速は、2.7 × 10-6+4.7 × 10-5 ＝ 4.97 × 10-5mm/s となった。
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この流速と同等の流速を発生させるために必要な加速度は (2) 式よりｇ＝ 5.5 ×
109m/s2 となった。以上より、(3) 〜 (5) 式より、最終的に必要な回転数は、N ≒ 3,600,000 
rpm と計算された。
実機ではディスクが 5 枚並列になっているので、理論上は分離に必要な時間は
1/ √ 5 となり、滞留時間を変えなければ回転数を 1/ √ 5 に下げることができる。
したがって、四次モデルでは約 1,610,000 rpm で完全分離ができると考えられた。
しかし、現在の技術では直径 80 mm のディスクを 1,610,000 rpm で回転させること
は困難である。そこで、必要回転数を下げるために、ディスクの枚数を増やすこと
を考えた場合、10,000 rpm 程度の回転数を目指すならば、ディスク枚数を 900 枚並
列に並べることで達成できると考えられるが、ディスク枚数が増えると遠心分離器
の体積が増え、体内埋め込みができなくなってしまう。そこで、ディスクを可能な
限り薄くする必要があり、体内埋込式遠心分離型人工腎臓を実現するためには、ディ
スクの強度や素材などの検討が必要であると考えられた。
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第 5 章　総合考察
透析治療において、透析膜や、透析用留置針、透析液の進歩は目覚しいものがあ
るが、未だに体内に埋め込める透析装置は実用化されていない。今日の透析医療が
抱える数多くの問題は、体内埋込式人工腎臓の実現で解決できる可能性があるが、
現在使用されている透析膜の体内埋め込みは困難であり、体内埋め込みを実現する
ためには、透析膜に変わる新たな技術が必要である。これらの背景から、体内埋め
込みを目指して、二段階連続遠心分離方式を用いた新しい人工腎臓である体内埋込
式遠心分離型人工腎臓を提案した。二段階連続遠心分離方式とは、一段目の分離で
血球成分を連続的に遠心分離して血漿を作成し、その血漿から二段目でタンパク成
分を連続的に遠心分離して、原尿を連続的に得る方法である。
本人工腎臓の実現可能性を検討するために、一次モデルから四次モデルまでの 4
つのモデルを試作した。一次モデルの試作にあたり、数値流体解析を用いて、分離
の妨げになるような改善すべき点を調べ、ディスク内の柱や流路を改善した。実機
を製作し、酵母菌を用いた分離実験を行ったが、分離はできなかった。その原因と
しては、酵母菌の大きさは赤血球に近いサイズであるが、質量が赤血球よりも軽い
ために分離が難しいことに加え、モーターの回転数に上限があり、十分な遠心力を
与えられなかったと考えられた。そこで、遠心力を上げるために、分離器の体積は
変えずに半径方向を大きくし、高さ方向を小さくして、二次モデルを設計した。さ
らに、分離効率を上げるためにはディスクの形状が最も影響すると考え、最適なディ
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スク形状を検討した。数値流体解析により改善点を洗い出し、設計を微調整した後、
実機を製作し、ガラスビーズの分離実験を行った。血漿アウトレットポートからは
ガラスビーズは検出されず、分離に成功した。ガラスビーズは直径が赤血球に比べ
約 4 倍大きいため、容易に分離できたと考えられた。しかし、ベアリング部分にお
いて 60℃を超える発熱が確認された。その原因としては、ベアリング内にガラスビー
ズが入り込んだため、摩擦により温度が上昇したと考えられた。実際に豚屠殺血を
用いた分離実験を行ったが、発熱と過度の溶血が確認されたため、実験を途中で中
止した。ガラスビーズは熱に強いため問題なく分離が行えたが、血球やタンパク質
は熱に弱いため発熱の防止が必要であると考えられた。そのためには、ベアリング
のシールが必要であると考え、三次モデルを設計製作し、豚血液分離実験を行った。
結果は、V シールの発熱と過度の溶血が確認されたが、血球の分離はほぼ成功した。
溶血の原因として V シールの発熱が考えられたため、V シールを小型化し、さらに
血液による冷却効果を向上させ、また分離効率を上げるためにディスクを 6 枚重ね
た四次モデルを設計製作した。四次モデルを用いて豚血液分離実験を行った結果、
血球の分離は成功し、三次モデルに比べ溶血は 160 倍改善した。分離効率がまだ十
分でなく、既存の血液ポンプに比べると溶血量も多いなど、改善の余地がまだ残るが、
血球分離の目的は達成した。
次に、タンパク質分離を行うために、豚屠殺血からの十分な量の血漿成分を確保し、
四次モデルを用いてタンパク質分離実験を行った。その結果、タンパク質の完全分
離には至らなかったが、半径の小さい小型遠心分離器でもタンパク質濃度を低下さ
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せることができた。今回の実験では、モーター回転数の上限から、タンパク質の完
全分離に必要な遠心力を与えられなかったと考えられた。タンパク質分離に必要な
回転数をシミュレーションにより算出した結果、900 枚のディスクを重ねて使用すれ
ば、10,000 rpm 程度でタンパク質の分離が達成可能と考えられた。超高速回転を実
現するためには、V シールを無くす必要があり、そのためには動圧軸受けや磁気軸
受けなどの非接触軸受を搭載しなければならず、改善の余地が残っている。しかし、
現在の技術では 1,610,000rpm もディスクを 900 枚重ねることも現実的には達成困難
である。そこで、従来の透析治療のタンパク喪失量と同等のタンパク流出を許容す
るならば回転数もディスク枚数も現実的な数値に抑えられると考えられる。鈴木ら
の研究によると透析を行うたびに PS 膜で 1.22 ｇ / 回、PMMA 膜で 3.66 ｇ / 回のタ
ンパク漏出が確認されており、これと同等の性能を実現できる回転数やディスク枚
数を検討する必要がある。（69）
また、生体に埋め込むにあたって、制御機構も備えなければならない。特に、尿
を生成しすぎることで脱水になってしまう危険性を避けるための流量制御が必須と
なる。さらに、腎動脈からの流入血液量と分離機内に流入させる血液量にはかなり
の差があるため入口部に流量制御機構や血栓対策が必要となる。
今後の課題として、ディスクや軸受けの改善以外にも、数値流体解析または粒子
画像流速測定法によるせん断応力や血液の淀み部分の特定、抗血栓性試験、耐久試験、
および急性・慢性動物実験、人工腎臓のポート位置は解剖学的に動脈、静脈に接続
することが難しい位置にあるためポートの改良、制作した人工腎臓では電解質の除
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去が困難であるため遠心分離機とは別に電解質の吸着システムが必要となる。まだ
まだ、解決すべき課題が多く残されているが、本研究により、体内埋込式遠心分離
型人工腎臓の実現可能性を示すことができた。
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第 6 章　結語
本研究は、人工腎臓の体内埋め込みを可能にするために、二段階連続遠心分離方
式を用いた新しい人工腎臓の実現可能性を検討することを目的とした。
試作した遠心分離型人工腎臓は、四次モデル（直径 70 mm のディスクを 6 枚重ね
た試作機）で 3,000 rpm の条件において血球の連続分離に成功し、１時間あたり 50 
ml の血漿成分を連続的に得ることができた。さらに、同試作モデルを用いて血漿中
のタンパク質を減少させることに成功した。これらの結果より、遠心分離型の人工
腎臓によって連続的に原尿を生成できる可能性が示され、よって体内埋込式遠心分
離型人工腎臓の実現可能性を示すことができた。
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